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概要 
本研究では，簡易的かつ迅速に人の皮膚の光物性が計測可能な装置開発を行った．
その中で，計測装置の光学性能が光物性の計測に与える影響を数値解析により明らか
にした．結果として，計測装置の光学性能が減衰係数の推定に与える影響は–0.4％と
非常に小さく抑えられ，高精度な計測装置の開発に成功した． 
開発した光物性計測装置を用いて，装置の実用性および妥当性を確認するために，
人の皮膚の光物性の計測を行った．前腕内側部 9 点を計測した際のばらつきが約 2.2%
であったことから，装置の光学性能が与える誤差（–0.4%）（第 4 章）は，ばらつき
と比較しても高い精度を持っていたことが示された（第 6 章）．さらに，皮膚の水分
量を変化させた際の光物性の変化を計測した．この結果から，水分量の変化に伴うわ
ずかな皮膚の見た目の変化を光物性の変化として計測することに成功した．本計測装
置は，皮膚の見た目を評価する上でも，標準化に向けた非侵襲での光物性計測装置と
して十分な性能を持っていることが示された（第 6 章）．この装置を用いることで，
皮膚の見た目と光物性との関係性をより詳細に調査可能となった．  
さらに，実際の応用の一つとして，開発した装置を用いて，多人数でのデータ計測
を通して，日本人の標準的な光物性計測を行った．その結果，部位，男女，年齢によ
る光物性の違いを明らかにした（第 7 章）．その結果，吸収係数がより低く，散乱係
数がより高いほど，肌が美しく見えているということが示唆される結果が得られた．  
また，本計測装置を用いた際の計測深さを二層構造の皮膚解析モデルから明らかに
し，本装置を応用した層構造を持つ皮膚の計測手法の検討および実験的検証を行った．
その結果，実際に層構造を分けて，表皮層と真皮層の異なる光物性を計測することに
成功した（第 8 章）． 
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第1章	緒言 
1-1 はじめに 
皮膚の光伝播に関する研究は，目的が異なるが，化粧[1] –[2]，映像(CG)[3] –[5]，医
療[6]–[12]など様々な分野で行われている．化粧分野では皮膚の外見評価やより美し
く見せる化粧品開発，映像分野では再現性の高い CG 制作，医療分野では様々な皮膚
疾患の診断や光線治療に向けて研究が進められている．これらの共通の目的の一つに，
皮膚の見え方の評価・応用がある．特に，化粧分野において，これは非常に重要な課
題である． 
現在，化粧品，特にスキンケア商品の宣伝は，主に言葉によってその効果が表現さ
れている．例えば，日本では，「明るい皮膚」「透明感のある皮膚」「みずみずしい
皮膚」などを用いて，スキンケアの効果が表現されることがある．「透明感」は，透
き通るような，濁りのない皮膚，「みずみずしい」は，水分を含み潤っているように
見え，美しいツヤのある皮膚などを意味すると考えられる．しかしながら，これらの
言葉に，特に決められた定義は存在しない．そのため，消費者はその具体的な効果が
分からないまま，宣伝の言葉，ブランドのイメージを信用して，商品を購入すること
しかできない．これは，化粧品業界の中で，皮膚の見え方を評価するための物理量に
よる標準的な指標がないことが原因の一つである．また，このような指標がないため，
新しい技術の効果を具体的に把握することができず，技術的な蓄積が行えていない現
状にある．皮膚の見え方に関する研究は，化粧以外の様々な分野でも行われており，
多くの結果は得られているが，未だその評価を物理量から決定づけるには至っていな
い[13]．その評価が可能になれば，スキンケアなどの効果を物理量として具体的に示
すことが可能になり，消費者が言葉だけでなく，数字として効果を比較できるように
なる．さらに，生産者側としても商品の信憑性を増せる，製品開発に活せるなどの利
点がある． 
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1-2 人の皮膚における光伝播 
皮膚の光伝播は，皮膚を散乱・吸収性を持つ連続媒体と考え，次の光輸送方程式に
より取り扱われることが多い[16]–[17]． 
 
    
 
ここで， I はふく射強度，W はふく射の進行方向を表す単位ベクトル, s はその方
向の距離である．この方程式を解けば，媒質に入射した光が媒質内をどのように伝播
し，再び媒質外に出て反射光となるかなど，光伝播の詳細を知ることができる．この
光伝播を特徴付けるのが，この式中に現れる３つの光物性，減衰係数 b ，アルベド 
w，散乱位相関数 p である． 
図 1-1 に人の皮膚の概略図を示す．光が皮膚に入射した時，一部は皮膚表面で反射
されるが，残りは皮膚内部に浸透する．内部に浸透した光には，細胞内組織や細胞界
面によって散乱され，再び皮膚の外に出ていくもの，あるいは，吸収されて熱に変わ
るものがある．図 1-1 に示したように，可視光域において，入射した光エネルギーの
うち，皮膚表面で反射される光エネルギーは約 4-7%であり[14][15]，皮膚内部に浸透
していく光エネルギーは約 93-96%である．また，波長や皮膚の色などにもよっても
異なるが，皮膚内部に浸透し，外に出てくる光エネルギーは約 35-55%である． 
人が皮膚を認識するとき，皮膚表面から反射してくる光と，皮膚内部から反射して
くる光を同時に区別なく見ることになる．皮膚の見え方に影響を与える因子は，皮膚
表面（キメ構造など）と皮膚内部（光伝播）の大きく二つに分けて考えることができ
る．もちろん，皮膚表面の構造が，皮膚の見え方に与える影響[18]–[19]についても重
要である．しかし，皮膚表面からの反射に対して，多くのエネルギーを持つ皮膚内部
での光伝播に関して知ることは，より重要であると考えられる． 
 
 
図 1-1．皮膚の概略図  
 
1
β
dI (s,Ω)
ds
= − I (s,Ω)+ ω
4π
p( ′Ω →Ω)I (s, ′Ω )dΩ
4π∫
 4 
1-3 皮膚の光物性計測に関する従来の研究 
これまでに，皮膚の光物性は，主に医療分野での応用を目的として，その計測手法
の開発およびデータ計測に関する多くの研究が進められてきた[20]–[64]．医療分野で
の実際の応用として，乳癌などの腫瘍の診断技術[38]や port wine stain（ぶどう酒様血
管腫）の治療及び評価・診断に向けた[6][9][10]光物性の研究が行われている．また，
近年では，皮膚に対する光線治療（シミやほくろの除去，美容整形，様々な皮膚疾患
の治療など）が急速に進歩しており，家庭用の治療機器も販売されるようになってき
ているが，現状として，皮膚に対するそれらの治療メカニズムは未だ十分に明らかに
なっておらず，治療成果が得られないだけでなく，医療トラブルを生じることも少な
くないため，光線治療へ向けた光物性の研究も行われている[6][7][44][58]． 
光物性を計測する方法には，主に，積分球を利用した方法や，DOSI(Diffuse Optical 
Spectroscopic Imaging)，RSPM(Reflection Spatial Profile Measurement)などがある．積分
球を用いた計測方法は，古くから広く使われてきた[20]．この方法では，切り取られ
た皮膚のサンプル（侵襲）を用いて，そのサンプルからの透過光と反射光から光物性
を推定する．このような侵襲の方法を用いて，様々な部位，幅広い波長域にわたって
計測が行われてきた[20]–[24]．しかしながら，水分量や血液など，切り取られた皮膚
は生きた皮膚と多くの点で異なった状態にある．従って，見た目の評価だけでなく，
医療診断や治療への実際の応用を考える上で，生きた人の皮膚で直接，光物性を計測
する（非侵襲）方法の開発が求められてきた．そのため，近年，非侵襲での光物性の
計測方法及び計測結果に関する研究が盛んに行われるようになってきた[25]–[33]．こ
れまでに開発されてきた非侵襲での光物性計測方法で，現在よく用いられているもの
は，主に，DOSI[34]–[43]と RSPM[44]–[48]の二つ方法を用いたものである． 
 
1-3-1 DOSI による光物性計測 
DOSI は，光の散乱により生じる反射光の位相の遅れや吸収による光の強度の変化
から光物性を推定する方法である[34]–[43]． 
Tromberg ら[35]は，二つのレーザー光源を用いて，周波数を変調させた光を散乱性
の媒質に照射しその反射光を計測した際，その媒質の光物性が反射光の強度および位
相に影響を与えることを示した．そして，これを利用し，散乱性媒質の光物性が逆解
析により推定可能であることを示した． 
Bevilacqua ら[36]は，レーザーを用いた frequency-domain での計測と，白色光を用
いた steady-state での計測を組み合わせることで，レーザー光の波長だけでなく，より
幅広い近赤外波長域の光物性の散乱係数および吸収係数の推定を可能にした．この方
法では，粒子の大きさが 0.1–10 µm の場合にl = 650–1000 nm において散乱係数の波
長分布が次の式に従う（レーザー光の波長における複数点の散乱係数からパラメータ
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A および B を決めることで波長分布が求められる）こと[49]–[51]や，近赤外波長域の
吸収係数がヘモグロビン[52]，水[53]，脂肪[54]によって決められると仮定すること[55]
で，レーザー光以外の波長における散乱係数および吸収係数を推定した． 
 
 ss(l) = Al–B 
 
Cerussi ら[38]は，この方法を用いて，胸部の腫瘍および正常な皮膚を 58 人計測した．
そして，腫瘍と正常な皮膚の光物性に特徴的に違う部分があることを明らかにし，非
侵襲での光物性計測が腫瘍の診断技術として応用できる可能性を示した． 
Tseng ら[39]は，上述したレーザー光の波長における計測や近似を用いた幅広い波
長域の補間ではなく，オプティカルスイッチや分光計を利用することで，波長 l = 
500–1000 nm において連続的に光物性を計測することを可能にした．また，Tseng ら
[40]は，この方法の実用性を確認するために，Fitzpatrick skin phototypes[56]が I–II, III–
IV, V–VI のグループに分け，各 6 人ずつの計測を行った．また，Chao-kai ら[42]は，
今後の治療への基礎データとして，71 人のケロイド瘢痕と一般的な傷跡，傷跡のない
正常な皮膚の光物性を計測した．そして，ケロイド瘢痕の重症度の診断として，この
光物性計測を用いることが可能であること，治療による改善度合いを長期的に追跡す
ることに有効であることを示した． 
 
1-3-2 RSPM による光物性計測 
RSPM は空間的に一様でない光を照射し，その反射光の空間分布から光物性を推定
する方法である[44]–[48]． 
Dognitz ら[44]は，円状に照射部と非照射部を繰り返すように光を計測対象物に照
射することで，その反射光の分布とモンテカルロ法を用いたシミュレーションの結果
から逆解析によって散乱性媒質の光物性が推定可能であることを示した．さらに，こ
の方法を用いて，l = 400, 500, 633, 700 nm の 4 つの波長における人の皮膚の光物性の
計測を行った． 
Saager ら[45]は，計測部に分光計を用いた新たな光学系のシステムにすることで，
l = 430–1050 nm の幅広い波長域の光物性の計測を可能にした．この方法を用いて，
Sagger ら[46]は，Fitzpatrick skin phototypes が I–VI の範囲に当たる 12 人の前腕内側・
背側部分の皮膚の光物性をl = 450–1000 nm の範囲で計測した． 
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1-4 本研究の目的および内容 
1-3 で述べたように，近年，皮膚における光物性の計測方法に関して，特に非侵襲
での計測を中心として研究が進められている．しかしながら，1-1 で述べたように，
未だ皮膚の見え方と光物性との関係を明らかにすることができていない．これは，非
侵襲での皮膚の光物性に関する研究が医療分野の目的のみとなっており，化粧分野な
ど他の様々な分野で応用する目的を持って多数の人の光物性計測した例がないこと
や，実験室レベルでなく幅広い分野で使用されやすい装置の開発が行われていないこ
とが一つの原因となっていると考えられる．生きた人の皮膚の見え方は，人種，部位，
状態によって異なるだけでなく，風呂上がりや日焼けによってもいつもとは異なり，
その光物性も異なる．したがって，皮膚の見え方と光物性の関係を明らかにする上で，
多様な皮膚の評価・計測が不可欠であり，その場計測が可能な装置を用いて膨大なデ
ータの蓄積をする必要がある．従って，迅速で簡便な計測が可能な，標準化された実
用機の開発が必要といえる．具体的には，装置性能を明確化し，装置の信頼性を示し
た上で，可搬性や操作性に優れた光物性計測装置の実用機を開発することが必要であ
る．そこで，本研究では，これらの要素を可能にした，標準化に向けた光物性計測装
置の開発することを第一の目的とした． 
RSPM は，DOSI と比較し，白色光源を用いた steady-state の計測のみから光物性の
計測が可能であり，光学系が単純化でき，短時間での計測も可能なため，本研究の目
的に適していると考えられる．また，D. J. Cuccia ら[48]は，この方法を用いて，高精
度に光物性の計測が可能であることを示しているが，その一方で，RSPM を利用した
計測方法は光学系の性能に依存して，光物性の推定に誤差を生じさせてしまう可能性
があることも述べられている．そこで，本研究では，光学設計ソフト Zemax(Zemax, 
LLC)を使用して開発する装置の光学性能を評価し，RSPM を利用した装置に生じる光
学系の性能に依存した誤差のシミュレーションを行った．これにより，計測に生じる
得る誤差を明確化した上で，計測精度の高い標準化に向けた光物性計測装置の実用機
を開発した（第 4 章–第 5 章）．そして，開発した装置の有用性を確認するために，
水分量の変化に伴う光物性の変化を計測した（第 6 章）． 
1-3 で述べたように，人種（皮膚の色の異なる：Fitzpatrick skin phototypes）につい
ては多数での計測例があるものの，皮膚の見え方と光物性との関係を明らかにする上
で重要だと考えられる，性別や年齢，体の部位の違い（女性の方が美しく，若い皮膚
の方が美しく見えることなど）については明らかにされていない．そのため，開発し
た装置を用いて，それらの違いが光物性の違いとして，どのように現れるかを明らか
にすることを目的として，計 198 人の日本人の皮膚の光物性計測を行った（第 7 章）． 
また，皮膚は深さ方向に複雑な層構造を持つ．そこで，本計測手法がどの程度の深
さでの計測になっていたかを明らかにするとともに，深さ方向の光物性の分布を計測
 7 
する新たな計測方法の検討を行った（第 8 章）．これは，皮膚の見え方との関係を明
らかにしていくことだけでなく，レーザー治療など医療分野での応用を視野に入れた
目的でもある． 
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第2章	光物性と光輸送方程式 
本研究で計測する，光物性値(減衰係数b ，アルベドw ,散乱位相関数 p)について
と光輸送⽅程式に関して詳述する[16]–[17]． 
 
2-1 減衰係数，アルベド 
散乱・吸収性媒体の中を，光強度 I の光が進み，微⼩距離 ds を通過するときを考
える．図 2-1 にそのモデルを⽰す． 
 
 
     (a)吸収による光の減衰  (b)散乱による光の減衰 
 
図 2-1．散乱吸収性媒体内での光の減衰 
 
光が微⼩距離 ds 進む間に，その⼀部は吸収され熱エネルギーに変わり，⼀部は散
乱され伝播の⽅向が変化する．これらを原因とし，変化した光強度の量が di である．
実験的観察に基づき，変化量は，光強度と通過距離に⽐例することが判明している． 
まず，吸収による光強度の変化を考える．変化量を diabs とし，吸収係数をaとする
と， 
 
   
 
と表せる．吸収により光強度は減少するので，ここでの符号は‒である． 
同様に，散乱による変化量を discat，散乱係数s をとすると， 
 
   
 
と表せる．よって，光が微⼩距離 ds を通過する際の，光強度の変化量 di は， 
 
diabs = -a i ds
dsidiscat s-=
 9 
 
   
 
         
 
である．減衰係数bとは，式中に現れる散乱係数と吸収係数の和である． 
また，アルベドwとは， 
 
   
 
であり，減衰係数の内，散乱係数が⽰す割合である．本研究で計測する物性値が，こ
の，減衰係数 b とアルベドw である． 
 
  
dsidididi scatabs )( sa +-=+=
 
\di = -b i ds )( sab +=!
b
s
sa
sw =
+
=
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2-2 散乱位相関数 
2-1 節では，光が散乱・吸収性媒体の中を微⼩距離通過した時の，光強度の変化を
考えた．ここで注意しなければならないのは，「変化」として扱った，吸収と散乱は，
違う現象であるということである．吸収された場合，光は熱エネルギーに変わり消え
るが，散乱された場合は，光の進⾏⽅向が変わるだけで，消えるわけではない．つま
り，光の輸送について考える場合，2-1 節で考えた減衰係数・アルベドに加え，散乱
した光の⽅向を定義するものが必要になる．これが，散乱位相関数 p である． 
 散乱・吸収性媒体の中を，光強度 I の光が進み，微⼩距離 ds を通過するときを考え
る．図 2-2 にモデルを⽰す． 
 
 
 
図 2-2．散乱位相関数の模式図 
 
 ここでは 2-1 節に加え，微⼩距離 ds を通過する間に，(q, f)⽅向に散乱された光も
考えている．ここでのq, f は，それぞれ⽅位⾓と天頂⾓である． 
 (q, f)⽅向に進む散乱された光 di(q, f)は以下のように書き換えられる． 
 
  di(θ,φ) = di p(θ,φ)4π =σ idS
p(θ,φ)
4π  
 
 上式中に現れる p(q, f)が散乱位相関数と呼ばれる物性値で，散乱された光の内，(q, 
f)⽅向にどれだけ散乱するかを表す．  
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2-3 光輸送方程式 
2-1，2-2 節で⽰した変数を⽤いて，散乱・吸収性媒体内の微⼩区間における，エネ
ルギー保存則を表しているのが，光輸送⽅程式である．ここでは光輸送⽅程式につい
て詳述する．まず，図 2-3 にモデルを⽰す． 
 
 
 
図 2-3．散乱吸収性媒体内でのふく射挙動 
 
 この散乱・吸収性媒体内の微⼩区間におけるエネルギーバランスを考えると，以下
のことが⾔える． 
 
光の変化量 = 吸収される光 + 散乱して進⾏⽅向が変化する光 
         + 別⽅向に進⾏していたものが散乱して，同⽅向に加わる光 
         + 微⼩区間中から放射される光 
 
 これを以下のように表すこととする． 
 
   
 
 ここで，本研究では⽪膚を対象としているため，計測波⻑域の 450–700 nm で放射
される光は無視できる．よってエネルギーバランスは以下のように表すことができる 
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 上式から 2-1 節より， 
 
   
 
   
 
 また，2-2 節より， 
 
   
 
ここでは，⼀⽅向からの⼊射を考えた 2-2 節と異なり，全⽅向からの⼊射を考えるた
め，全球積分を⾏っている． 
 以上より， 
 
   
         
 
 両辺を(a + s) ds で割り， 
 
   
  
 
上式が光輸送⽅程式であり，⽪膚内部での光伝播は，この式を⽤いて取り扱うことが
多い． 
  
dssidiabs ),( Ωa-=
dssidiscat ),( Ωs-=
dsdsipdssidssisdi ''' ΩΩΩ)ΩΩΩΩ ),((
4
),(),(),(
4
®+--= ò pp
ssa
dsdsipdssi ''' ΩΩΩ)ΩΩ ),((
4
),()(
4
®++-= ò pp
ssa
''' ΩΩΩ)ΩΩΩ dsipsi
ds
sdi ),((
)(4
1),(),(
)(
1
4
®
+
+-=
+ ò psa
s
psa
''' ΩΩΩ)ΩΩΩ dsipsi
ds
sdi ),((
4
),(),(1
4
®+-= ò pp
w
b
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第3章	光物性推定法 
3-1 原理 
図 3-1 に，本計測で⽤いる光物性の推定⽅法の概要を⽰す．この推定法では，⽪膚
上で照射部と⾮照射部が縞状に繰り返されるように，スリット列を通過した光を⽪膚
に照射し，その反射光の空間分布を計測する．もし，⾦属のように不透明な物であれ
ば，反射光は，照射部のみから計測される．⼀⽅，⽪膚のような散乱・吸収媒体では，
⽪膚内部に浸透した光が，散乱を繰り返しながら，⽪膚内部を伝播し，その⼀部が，
⼊射光の照射部だけでなく，⾮照射部からも反射光が計測される．この時，⽪膚の減
衰係数が⼩さければ，光は広がりやすく，⾮照射部から強い反射光が計測される．ま
た，アルベドが⼤きければ，⽪膚内部で吸収されるふく射エネルギーが⼩さくなり，
照射部，⾮照射部ともに強い光が計測されることになる．このことは，反射光の空間
分布に，⽪膚内部の光物性の情報が反映されていることを意味している．この反射光
強度の空間分布のデータをもとに，逆解析を通じて，⽪膚の光物性を推定する． 
 
 
 
図 3-1．光物性推定法の概要 
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3-2 モンテカルロ法による解析 
光物性の⾮⼀様な散乱，吸収性媒体では，光物性値が空間の関数となる三次元の光
伝播を解く必要がある．ここでは多次元問題に有利なモンテカルロ法を⽤いた数値解
析によって，この光伝播を求めた， モンテカルロ法では，光束の挙動を確率論的⽅
法で決定する．モンテカルロ法の基礎理論，および⼀様な散乱吸収性媒体における光
伝播に関する適⽤⽅法については Siegel と Howell によって詳細に述べられている[16]．
ここではモンテカルロ法を上で述べた光物性の⾮⼀様な散乱，吸収性媒体へ適⽤する
際に特徴となる部分について述べる． 
 
① 光束が減衰(散乱，吸収)を受けずに進む幾何学的距離 
まず，光束が散乱と吸収をせずに進む，幾何学的距離を求める．図 3-2 にそのイメ
ージを⽰す． 
 
 
 
図 3-2．幾何学的距離イメージ 
 
ここで 2-1 節より，微⼩距離 ds を通過した時の散乱・吸収による光の変化量は， 
 
  
  
 
である．有限の距離 S を通過した時の変化量は，上式を積分して 
 
  
dsidi b-=
dsdi
i
b-=1
ò ò-=
)(
)0( 0
Si
i
S
ds
i
di b
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である．(この式は Beer の法則と呼ばれる．) 
上式より，光束が進む光学厚さt は， 
 
  
 
である．(光学厚さとは， を満たすt のことである．) 
 ここで，乱数 R を⽤いて光学厚さを決定するために， を置き換えると， 
 
   
 
となる．以上より，光束が減衰を受けずに進む幾何学的距離 S は， 
 
   
 
と定まる． 
 
 ② 光束の散乱，吸収 
ここで対象としている媒体は散乱吸収性媒体であったため，光束が媒体から射出され
ず 
媒体内のある点に達した場合には，この光束が次に散乱されるのか，あるいは吸収さ
れるのかを決定しなければならない．⼀般に光が減衰を受けるとき，散乱によって減
衰される割合，及び吸収によって減衰される割合はアルベドの値によって決まる．こ
のセルのアルベドの値をw とすると，減衰される光エネルギーのうち，散乱により減
衰される光エネルギーの割合はw である．このことからセルに到達した光束が散乱さ
れる確率はw であると考えられる．したがって区間(0, 1)に分布する⼀様乱数 R を⼀
つ選び，これが 
 
S
i
i S b-=
)0(
)(ln
s
S eii
b-= )0()(
)0(
)(ln
i
i S-=t
t-= iei
)0(
)(
i
i S
Rln-=t
b
t
=S
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  R ＜ w                                
 
を満たす場合には光束は散乱され，満たさない場合には吸収されると判断することに
する． 
 
  ③ 光束の散乱⽅向 
 光束が散乱される場合には，次に光束が進むべき⽅向q’, f’を決定する必要がある．
ここでは前述した位相関数で記述される⾮等⽅性散乱を扱うが，この場合，光束が散
乱される⽅向は散乱前の⽅向に依存する．以下では散乱前の光束の進⾏⽅向を基準に
天頂⾓をz，⽅位⾓をhと定義した．図 3-3 に⽰す座標系を⽤いて，散乱後の光束の進
⾏⽅向を決定する． 
 
 
 
図 3-3．光束の進行方向を基準とした座標系 
 
 ⼀般にモンテカルロ法では，事象 x が起こりうる確率密度 p (x)が分かっていれば，
区間(0, 1)の乱数 R を選ぶことによって以下の関係式から，起こる事象を決定できる． 
                                         
さて，ここでは散乱⽅向が 2 つの⾓度(z, h) によって表されるため，⼀般には 2 変数
関数の確率密度関数からz, h を決定する必要がある．しかしながら，位相関数は天頂
⾓z のみの関数である．このような場合にはz, h は全く独⽴な確率密度関数 pp(z), pa(h)
から求めることができる． 
 17 
 まず，天頂⾓z に関する確率密度関数 pp(z)を導く．光束がz の微⼩⾓∆z に散乱され
る確率 pp(z, ∆z)は散乱される全光エネルギーに対する，∆z の範囲に散乱される光エネ
ルギーの⽐になる．今考えている点に⼊射する光の光強さを I とすれば，その確率 pp(z, 
∆z)は 
 
  
 
となる．確率密度関数 を求めると， 
 
      
 
となる． 
 確率密度関数 pa(h)は，光束が⽅位⾓h に関して等⽅に散乱されるため，以下の式で
表すことができる． 
 
  
 
 光束が散乱される⽅向z , h は，それぞれの確率密度関数を⽤いて次のようにして導
かれる．まず天頂⾓z については，  
 
  
 
が得られる．ここで z 1：区間の始まりのz ， B：前の区間までの確率密度関数の⾯積
である．これをz についてとけば， 
 
  （a=0）            
 
また， とすると 
 
  
pp(ζ,Δζ ) =
2π ⋅ω /(4π ) ⋅ I ⋅Φ(ζ)sinζΔζ
2π ⋅ ω /(4π ) ⋅ I ⋅Φ(ζ * )sinζ *dζ *
0
π∫
  
pp(ζ) =
  
lim
Δζ→0
pp (ζ,Δζ )
Δζ
= A(1− a
2 )sinζ
2(1+ a2 − 2acosζ)3/2
  
pa (η) =
1
2π
  
R = A(1− a
2 )sinζ *
2(1+ a2 − 2acosζ * )3/2ζ1
ζ∫ dζ * + B2
  
cosζ = cosζ1 +
B− 2R
A
  
Y = (1+ a2 − 2acosζ1)−1/2 +
B− 2R
A(1− a2 )
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   (a ≠ 0)                      
 
である．区間(0,1)の乱数を⼀つ選ぶことによってこの式から天頂⾓z が決定される．
またh については，  
 
  
 
が得られる．整理すると， 
 
  
 
である．この式から別に区間(0,1)の乱数 R を⼀つ選ぶことによってh が決定できる． 
 このz , h を⽤いて，散乱後の光束の進⾏⽅向を⽰す単位ベクトルは，媒体を基準に
した座標系で次のように表される． 
 
      
             
 
q’, f’⽅向に散乱された光束の挙動は，本節で述べてきた⽅法を引き続き繰り返すこと
によって求められる． 
 
 
  
  
cosζ = Y
2 +Y 2a2 −1
2aY 2
  
R = 12π0
η∫ dη
  
η = 2πR
  
sinθ ' cosφ'
sinθ ' sinφ '
cosθ '
⎛ 
⎝ 
⎜ 
⎜ ⎜ 
⎞ 
⎠ 
⎟ 
⎟ ⎟ 
  
=
cosθ cosφsinζ cosη− sinφsinζsinη+ sinθ cosφ cosζ
cosθsinφsinζ cosη + cosφsinζsinη+ sinθsinφ cosζ
− sinθ cosζ cosη + cosθ cosζ
⎛ 
⎝ 
⎜ 
⎜ ⎜ 
⎞ 
⎠ 
⎟ 
⎟ ⎟ 
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3-3 散乱位相関数 
3-3-1 散乱位相関数に関する研究 
人の皮膚で生じる散乱は，ミトコンドリア，細胞核など様々な要素（0.1–10 µm 程
度の大きさかつ球状でないものも存在する）によって決められる[13][25][37]．従って，
単純な粒子として仮定して，解析的に散乱位相関数を求めることはできない．Tseng
ら[40]は，実際に，非侵襲での光物性（吸収係数・散乱係数）計測を通して，皮膚の
散乱を粒子として考えた時に適応可能[49]–[51]だとされた散乱係数の波長依存性
（ss(l) = Al–B）をそのまま適応することができないこと（式中のパラメータA，Bを一
つの値に決定した場合に計測結果とずれが生じる）を示している[40]． 
散乱位相関数は，切り取られた皮膚あるいは培養皮膚を用いて計測が行なわれてい
る[57]–[61]．その計測方法は，図 3-4に示すMarchesimiら[59]の方法のように，レーザ
ー光を計測サンプルに照射し，その散乱光の方向分布をフォトダイオードなどを用い
て計測するのが一般的である． 
 
 
図 3-4．Marchesimi らの散乱位相関数の計測装置 
 
しかし，これらの方法では，角度ごとに散乱光の計測が必要となるため，計測に長
い時間がかかってしまい，生体組織の状態が変化してしまう恐れがある．また，皮膚
内部での散乱光を計測するために，界面での屈折防ぐために，皮膚の屈折率に合わせ
た液体で満たされた中で計測することが求められるが，その条件を十分に満たしてい
ない状態での計測も行われていた．そこで，Naitoら[61]は，生体組織の状態変化を防
ぐために，より短時間での計測を可能とし，屈折率を調整した液中での計測を可能に
する計測方法を提案した（図 3-5）．そして，この方法を用いて，表皮モデルの人工
培養された皮膚を対象とし，4つの波長における散乱位相関数を計測した（図 3-6）． 
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図 3-5．Naito らが提案した散乱位相関数計測装置の概要図 
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図 3-6．Naito らの計測結果および近似式一覧 
 
 
3-3-2 散乱位相関数を既知としたモンテカルロ法への適用 
	 本研究では，散乱位相関数を除いた２つの光物性（アルベド w，減衰係数 b ）
を推定する．散乱位相関数も他の光物性と同時に推定することが可能であるが，すべ
ての光物性を同時に逆解析することによって，複雑さを生み，推定誤差が増す．この
ため，本解析では，培養皮膚（表皮モデル）についてNaitoら[61]が計測した散乱位相
関数を既知のものとして与え，残り2つの光物性を推定することとした．図 3-7に，本
研究で使用した散乱位相関数を示す（l = 633 nm）． 
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図 3-7．解析に使用した散乱位相関数 
 
横軸は散乱角q（散乱前後の光の進行方向のなす角） 
 
                               	 	 	 	       
 
である．■が実験結果であり，これを散乱角に関して二つの領域に分け，それぞれ，
非対称性因子 g の異なる二つの Henyey-Greenstein 位相関数， 
 
                              
 
で近似した．ここで， 
 
                                
 
である．この近似の方法や区間の分け方等の詳細は後述する．近似曲線，および，そ
の際与えた非対称性因子の値を図 3-7 中に示した． 
 
 θ = cos
−1( ′Ω ⋅Ω )
 
p(0 ≤θ ≤ 51 ) = 0.89 ⋅ pHG (a = 0.77)
p(51 ≤θ ≤180 ) = 0.47 ⋅ pHG (a = 0.36)
 pHG (a) = (1− a
2 ) / (1+ a2 − 2acosθ )3/2
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 本研究では光束の散乱の方向を決めるのにモンテカルロ法を使用している．一般に
モンテカルロ法では，事象z が起こりうる確率密度 p(z)が分かっていれば，区間(0,1)
の乱数 R を選ぶことによって以下の関係式から，起こる事象を決定できる． 
 
	 	 	 	                                	 	 	 	       
  
 では，天頂角z に関する確率密度関数 pp(z)を導く．光束がz の微小角Dz に散乱され
る確率 pp(z, Dz)は散乱される全光エネルギーに対する，Dz の範囲に散乱される光エネ
ルギーの比になる．今考えている点に入射する光の光強さを Iとすれば，その確率 pp(z, 
Dz)は 
 
	 	 	                  	 	 	  
 
となる．散乱位相関数の一般的な形である 
 
 	 	 (A,B,a,b:定数)	  
 
から，確率密度関数 pp(z)を求めると， 
 
	 	 	   
 
となる． したがって，乱数 R との関係式 
 
	 	  
 
が得られ，z について解くと光束が散乱される天頂角方向z は得られることになる． 
	 実際に計算を行うことを考えると 
 
	 	  
  
R = p(ζ * )dζ *
−∞
x∫
  
pp(ζ,Δζ ) =
2π ⋅ω /(4π ) ⋅ I ⋅Φ(ζ)sinζΔζ
2π ⋅ ω /(4π ) ⋅ I ⋅Φ(ζ * )sinζ *dζ *
0
π∫
  
Φ(ζ) = A ⋅ 1− a
2
(1+ a2 − 2acosζ)3/2 + B ⋅
1−b2
(1+b2 − 2bcosζ)3/2
  
pp(ζ) =
  
lim
Δζ→0
pp (ζ,Δζ )
Δζ
= A(1− a
2 )sinζ
2(1+ a2 − 2acosζ)3/2 +
B(1−b2 )sinζ
2(1+b2 − 2bcosζ )3/2
  
R = (A ⋅ 1− a
2
2(1+ a2 − 2acosζ )3/2 ⋅ sinζ + B ⋅
1−b2
2(1+b2 − 2bcosζ )3/2 ⋅ sinζ)dζ0
ζ∫
  
R = (A ⋅ 1− a
2
2(1+ a2 − 2acosζ )3/2 ⋅ sinζ + B ⋅
1−b2
2(1+b2 − 2bcosζ )3/2 ⋅ sinζ)dζ0
ζ∫
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	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 ・ 
	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 ・ 
  	 	 	 	 	  	  
  	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 ・ 
	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 ・ 
	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 ・ 
以下は省略するが， cosz の 4 次方程式を解くことになる．この 4 次方程式を解くの
は多くの時間が必要になる． 
	 このようにモンテカルロ法では，複雑な散乱位相関数を扱うのは非常に困難となる．
そこで，次に，容易に複雑な位相関数を扱う方法として散乱位相関数を区間ごとに分
ける方法を提案する．この長所としては 
	 ・単純な位相関数を用いることができるので，計算が容易に行える． 
	 ・実験結果などに表れる近似できないようなプロット点を区間ごとに分ける 
	 	 ことにより．位相関数として表すことができる． 
などがあげられる． 
	 まず，区間数（散乱位相関数を分割する数）を決定し，近似する関数の形状を決定
する．本研究では図 3-7 のプロットの様子から，散乱位相関数を二つの区間に分けた．
そして，使用する関数は式を二区間で使用し，近似することとした．区間ごとに異な
る関数を使用してもよいが，計算の労力，プログラムを使用することを考虜した結果，
以下の式の形を二区間で使用した． 
 
 	      (A, a：定数)             
 
	 ではこの関数において，A, a の値の変化がF(z)に対してどのような変化を与える
のかを見ることにする．図 3-8 は A の値を変化させた(a の値は一定)グラフである．
A の値が減少するにつれて，F(z)の値が減少することが分かる． 
 
  
α
(1+ a2 − 2acosζ )
+ β
1+b2 − 2bcosζ
= R−α(1+ a2 − 2a)−1/2 −β(1+b2 − 2b)−1/2
  
Φ(ζ) = A ⋅ 1− a
2
(1+ a2 − 2 ⋅a ⋅ cosζ )3/2 (= AgH−G (a))
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図 3-8．A の値とF(z)の値の関係 
 
	 図 3-9 は a の値を変化させた(A の値は一定)グラフである．g の値が減少するにつ
れて，左上がりのグラフが徐々に水平になっていき，a = 0 のときF(z) = 0.9 で一定値
になり，その後aの値が減少するにつれて右上がりになっていくことが分かる．また，
a の値の絶対値が互いに等しい場合，２つの曲線は 90°に対して対称の形になってい
るのが分かる． 
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図 3-9．a の値とF(z)の値の関係 
 
	 次に，実際に近似関数を決定する．ただし， 
 
       	  
      	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	  
 
となるように選ぶ必要があるので，データに近似していて，またこの式も満たすよう
に二つの近似関数を決める必要がある． 
	 そこで二つの近似関数を 
 
のとき 
 
     	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	 	  	 	  
 
 
  
Φ(ζ ) ⋅ sinζdζdη = 4π
0
π∫0
2π∫
  
⇔ Φ(ζ) ⋅ sinζdζ = 2
0
π∫
  
ζ0 (= 0) ≤ζ <ζ1
  
Φ(ζ) = A ⋅ 1− a
2
(1+ a2 − 2 ⋅a ⋅ cosζ )3/2
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(=π)のとき 
 
	 	 	                              
 
とする． 
これらの式から， 
 
	 	 	  
     	   
ここで とおく． 
よって  ， 
 
以上より 
	 	      
         
積分して， 
	 	      
         
     	 	 	 	  
 
となる．残りの２区間の場合も同様にそれぞれ 
 
       
 
  
ζ1 ≤ζ <ζ2
  
Φ(ζ) = B ⋅ 1−b
2
(1+b2 − 2 ⋅b ⋅ cosζ )3/2
  
S1 = A ⋅
1− a2
(1+ a2 − 2 ⋅a ⋅ cosζ )3/2 ⋅ sinζdζζ0
ζ1∫
  
= A(1− a2 ) (1+ a2 − 2acosζ)−3/2 sinζdζ
ζ0
ζ1∫
  
cosζ = t
  
dt
dζ = −sinζ
  
= A(1− a2 ) (1+ a2 − 2at)−3/2 sinζ ⋅ −dtsinζcosζ0
cosζ1∫
  
= −A(1− a2 ) (1+ a2 − 2at)−3/2dt
cosζ0
cosζ1∫
  
= −A(1− a2 ) 1
1− 32
[(1+ a2 − 2at)−1/2 ⋅ −12a ]cosζ0
cosζ1
  
= −A(1− a
2 )
a [(1+ a
2 − 2at)−1/2 ]cosζ0cosζ1
  
∴S1 =
−A(1− a2 )
a {(1+ a
2 − 2acosζ1)−1/2 − (1+ a2 − 2acosζ0 )−1/2}
  
S2 =
−B(1−b2 )
b {(1+b
2 − 2bcosζ2 )−1/2 − (1+b2 − 2bcosζ1)−1/2}
  
  
  
ζ
  
ζ0 →ζ1
  
t
  
cosζ0 → cosζ1
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となる．つまり，近似関数の決め方は，グラフの様子を見ながら，式の関数を近似し
ていて，また となるように を決定することである．以下が決定した
関数である． 
 
(ⅰ) 	 のとき 
 
 
      
(ⅱ) 	  のとき 
 
 
      
 
 では近似関数を決定したので，確率密度関数を求め，その関数からz の値を求めるこ
とにする．  
	 先に述べたように区間(0,1)の乱数 R を選ぶことによって以下の関係式から，起こる
事象を決定できる． 
 
	 	 	 	                                	 	 	 	      
 
ここで に確率密度関数を代入するのだが，先に示したように位相関数を三区間
に分けたので，確率密度関数も三区間に分ける必要がある．上式の意味することは，
z *= 0 から，求めたいz *= zまでの確率密度関数の面積が与えられた乱数に等しいとい
うことである．よって一つ目の区間( )のときは をそのまま式に代入す
ればよいが，二つ目の区間( )では一つ目の区間の確率密度関数の面積を
加える必要がある．また三つ目の区間( )も，一つ目と二つ目の区間の確
率密度関数の面積を加える必要がある． 
 
 S1 + S2 = 2  A, B,a,b,ζ1
 0
 ≤ζ ≤ 51
 
Φ(ζ ) = 0.89 ⋅ 1− 0.77
2
(1+ 0.772 − 2 ⋅0.77 ⋅cosζ )3/2
 = 0.89gH−G (0.77)
 51
 ≤ζ ≤180
 
Φ(ζ ) = 0.47 ⋅ 1− 0.36
2
(1+ 0.362 − 2 ⋅0.36 ⋅cosζ )3/2
 = 0.47gH−G (0.36)
  
R = p(ζ * )dζ *
0
ζ∫
  
p(ζ * )
  
  
0 ≤ ζ < 65.8
  
p(ζ * )
  
  
65.8 ≤ ζ < 88.8
  
  
88.8 ≤ ζ ≤180
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	 まず，一つ目の区間は 
 
 
	 	 	  
で表すことができる．二つ目の区間( )では，さらに一つ目の区間の面積を
加えて． 
 
 
 
となる．では次に乱数 R が与えられた場合，どの区間を使用するのかを考える．確
率密度関数の面積が，乱数そのものである．よって一つ目の区間は一つ目の区間の面
積は 0.725024966 であるので，0 < R ≦ 0.725024966 のとき一つ目の区間を使用する．
二つ目の区間の面積は残りの全てなので 0.725024966 ≦ R ≦ 1 のとき使用する．以
上をまとめると次のようになる． 
 
(ⅰ)	 0 < R ≦ 0.725024966 のとき 
 
	 	 	 	 	 	 	 	 	   
 
(ⅱ)  0.725024966 < R ≦ 0.895611447 のとき 
 
	 	       
 
となる．では次に，cosz を求める式変形を行う．そこで， 
 
	 	 	  
 
を解くことにする． 
 
R = 0.89 ⋅ (1− 0.77
2 )sinζ *
2(1+ 0.772 − 2 ⋅0.77 ⋅cosζ )3/20
ζ
∫ dζ *
 51
 ≤ζ ≤180
 
R = 0.47 ⋅ (1− 0.36
2 )sinζ *
2(1+ 0.362 − 2 ⋅0.36 ⋅cosζ )3/20.890
ζ
∫ dζ * + 0.89 ⋅
(1− 0.772 )sinζ *
2(1+ 0.772 − 2 ⋅0.77 ⋅cosζ )3/20
0.890
∫ dζ *
∴R = 0.47 ⋅ (1− 0.36
2 )sinζ *
2(1+ 0.362 − 2 ⋅0.36 ⋅cosζ )3/20.890
ζ
∫ dζ * + 0.725024966
 
R = 0.89 ⋅ (1− 0.77
2 )sinζ *
2(1+ 0.772 − 2 ⋅0.77 ⋅cosζ )3/20
ζ
∫ dζ *
 
R = 0.47 ⋅ (1− 0.36
2 )sinζ *
2(1+ 0.362 − 2 ⋅0.36 ⋅cosζ )3/20.890
ζ
∫ dζ * + 0.725024966
  
R = A ⋅ (1− a
2 )sinζ *
2(1+ a2 − 2 ⋅a ⋅ cosζ * )3/2b
ζ∫ dζ * +C
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ここで とおく． 
よって  ， 
以上より 
	 	      
         
積分して， 
	 	      
         
        	  
	 	   	  
        
ここで，右辺は定数なので， とおくと 
	 	 	 	  
	 	 	 	  
	 	 	 	  
         
ただし， である．この結果をそれぞれの区間で適用
して，まとめると以下のようになる． 
 
 
 
  
= A(1− a
2 )
2 (1+ a
2 − 2acosζ)−3/2 sinζ *dζ *
b
ζ∫ +C
  
cosζ = t
  
dt
dζ = −sinζ
  
= A(1− a
2 )
2 (1+ a
2 − 2at)−3/2 sinζ * ⋅ −dtsinζ *cosb
cosζ∫ +C
  
= −A(1− a
2 )
2 (1+ a
2 − 2at)−3/2dt
cosb
cosζ∫ +C
  
= −A(1− a
2 )
2 ⋅
1
1− 32
[(1+ a2 − 2at)−1/2 ⋅ −12a ]cosb
cosζ +C
  
= −A(1− a
2 )
2a [(1+ a
2 − 2at)−1/2 ]cosbcosζ +C
  
= −A(1− a
2 )
2a {(1+ a
2 − 2acosζ )−1/2 − (1+ a2 − 2acosb)−1/2}+C
  
R = −A(1− a
2 )
2a {(1+ a
2 − 2acosζ )−1/2 − (1+ a2 − 2acosb)−1/2}+C
  
⇔ (1+ a2 − 2acosζ )−1/2 = (1+ a2 − 2acosb)−1/2 + 2a(C − R)A(1− a2 )
  
Y = (1+ a2 − 2acosb)−1/2 + 2a(C − R)A(1− a2 )
  
⇔ (1+ a2 − 2acosζ )−1/2 =Y
  
⇔ (1+ a2 − 2acosζ )−1 =Y 2
  
⇔ 2acosζY 2 =Y 2 +Y 2a2 −1
  
∴cosζ = Y
2 +Y 2a2 −1
2aY 2
  
Y = (1+ a2 − 2acosb)−1/2 + 2a(C − R)A(1− a2 )
  
  
  
ζ
  
ζ0 →ζ1
  
t
  
cosb→ cosζ
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(ⅰ)	 0 < R ≦ 0.725024966 のとき 
 
 
	  
   ただし，  
 
(ⅱ)  0.725024966 < R ≦ 1 のとき 
 
     
 
ただし，  
 
 
  
 
cosζ = Y
2 +Y 2 (0.77)2 −1
2 ⋅(0.77) ⋅Y 2
 
Y = (1+ (0.77)2 − 2 ⋅(0.77))−1/2 + 2 ⋅(0.77) ⋅(−R)
0.89 ⋅(1− (0.77)2 )
 
cosζ = Y
2 +Y 2 (0.36)2 −1
2 ⋅(0.36) ⋅Y 2
 
Y = (1+ (0.36)2 − 2 ⋅(0.36))−1/2 + 2 ⋅(0.36) ⋅(0.725024966− R)
0.47 ⋅(1− (0.36)2 )
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3-4 逆解析 
数値解析モデルは，Yamada らが過去に報告した物[47]に準ずる．ここで，図 3-10
に逆解析に利⽤したモデルを⽰す．⽪膚は無限平⾏平板であると仮定し，縞状の光を
⽪膚に照射することを再現した．また，⽪膚の厚さは⼗分に厚いもの（光学厚さt = 20）
とし，その厚さより下の境界条件を完全吸収媒体と仮定した．⽪膚表⾯は，平滑な物
とし，表⾯での反射はフレネルの法則に従い決定した（⽪膚の屈折率 n = 1.5 と仮定）．
⽪膚は 2 mm 間隔の縞状の照射をされている．⼊射⾓度は 30°で受光⾓は⽪膚に垂直
な⽅向（0°）である．それゆえ，⽪膚が平滑であると仮定するならば，計測時のデー
タに表⾯反射は含まれない．変数はアルベドと減衰係数である． 
 
 
 
図 3-10．解析モデル 
 
図 3-11 に，垂直⽅向の反射光強度⽐（intensity），i(q = 0, y)の空間分布（縞に垂直な
⽅向）を⽰す．ただし，縦軸は照射部の光エネルギー流束 q を⽤いて無次元化した反
射光強度 
i*(q = 0, y)である．その定義は， 
 
  
 
である．この定義は，Brewster のテキストに⽰される⼆⽅向反射率の定義に準じてい
る．パラメータは，減衰係数とアルベドである． 
 
 
i*(θ = 0, y) = i(θ = 0, y)
q / π
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図 3-11．解析結果例 
 
 図 3-11 より，反射光の空間分布には，⾮⼀様な⼊射光を反映した強弱が⾒られる．
反射光の振幅の⼤きさは，減衰係数とアルベドの両者に依存し，平均的な強度は，主
にアルベドに依存している．ここから，それぞれの物性値が，反射光の平均強度 ，
および，振幅の⼤きさ （平均強度からの偏差の平均値）に与える影響を調べた．定
義は，それぞれ次の通りである． 
 
   
 
図 3-12 から縞 1 周期分を抜き出し，そのイメージを図 3-12 に⽰す．また，偏差のイ
メージを図 3-13 に⽰す 
 
 i*
 σ i*
 
i* = (i* = 0, y)dy / l
y
y+l
∫
σ
i*
= | (i* = 0, y)− i* | dy / l
y
y+l
∫
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図 3-12．反射光強度の平均値 
 
 
 
図 3-13．偏差 
 
 次に，図 3-14 に，偏差に与える減衰係数の影響を⽰す．パラメータはアルベドで
ある．偏差は，減衰係数の増加とともに⼤きくなる．これは，減衰係数が⼤きくなる
に従って，照射部から⼊射した光が⾮照射部まで伝播しにくくなり，⾮照射部から射
出される反射光が少なくなるからである．図 3-15 は，アルベドが反射光の平均強度
に与える影響を調べた物である．アルベドが⼤きくなると，⽪膚内での光の吸収が⼩
さくなるため，反射光の平均強度が⾼くなっている．また，減衰係数を変化させても，
このアルベドと平均強度の関係にほとんど影響しない．このことは，まず，平均強度
からアルベドを決定し，そのアルベドの値を既知として，偏差から減衰係数が容易に
推定できることを⽰している． 
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図 3-14．偏差と減衰係数の関係 
 
 
 
図 3-15．反射光強度の平均値とアルベドの関係 
 
 以上が具体的な光物性推定⽅法である． 
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第4章	装置原理および光学設計 
4-1 装置原理 
本計測に⽤いる計測装置の概略を，図 4-1 に⽰す．光源により照らされたマスク上
のスリット列が，対象物に拡⼤投影され，縞状の光が対象物に照射されることになる．
縞状の反射光を空間分布として得るだけでなく，可視光域内での光物性の波⻑依存性
を調べるために，回折格⼦を通した後，CCD カメラを⽤いて反射光の分布を計測す
る．画像の縦⽅向に反射光強度の空間分布，横⽅向に波⻑情報が計測される．これに
より，⼀枚の画像から可視光域内の波⻑依存性の計測が可能となる． 
 
 
 
図 4-1．装置概略図 
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4-2 光学設計 
結像光学系を組んだ時，どんなに理想的なレンズを⽤いたとしても，回折限界の原
理から，収差が⽣じることは避けられない．結像光学系に収差があるとき，本来点で
あるものが広がりを持ったエネルギー分布として計測されてしまう．収差の種類によ
って，その広がりに与える影響は異なるが，収差が⼤きいほどエネルギー分布はより
広がったものとなる．本推定法においては，その広がりが推定される光物性値に誤差
を⽣じさせる． 
本章では，より⾼い光学系の性能を⽬指す光学設計の⼀例を⽰すとともに，光学系
の性能が推定される光物性に与える影響を数値解析により明らかにした． 
 
4-2-1 光学性能の評価 
光学系の性能を評価する指標に，MTF（Modulation Transfer Function）がある．MTF
とは，空間周波数[line pair/mm]（１mm あたりの⽩⿊⼀対の⼊⼒信号数）に対するコ
ントラスト再現⽐を表す値で，光学系の性能を最も描写できるパラメータの１つであ
る[66]–[70]．この MTF は，多くの研究や装置開発において，光学系の性能評価の指標
によく⽤いられている．⼀般的には，光学系の収差が⼤きい時，コントラスト再現⽐
が悪く，MTF の値が低くなる． 
本光学系は，⼤きく分けて，⽪膚へのスリットを投影する光学系と，反射光の空間
分布を分光計測する光学系の⼆つがある．ここでは，後者に関する光学設計の⼀例を
⽰す． 
本計測⼿法の光学系では回折格⼦を使⽤するため，肌からの反射光を回折格⼦の⼿
前で平⾏光とする．⼀般的に，光を平⾏にするためには，⾮軸放物⾯鏡もしくはコリ
メートレンズを⽤いるが，その部品によって MTF に違いが⽣じる．それぞれの部品
を⽤いた際の光学性能を光学設計ソフト Zemax を使⽤して評価した結果から，⽪膚
の上に拡⼤投影された像の中⼼（y = 0 mm）と端（y = 8.5 mm）での MTF を図 4-2 に
⽰す．理想的な⾮軸放物⾯鏡では，像の中⼼で⾮常に⾼い性能を⽰すが，端で性能が
低くなっている．⼀⽅，コリメートレンズ（シグマ光機株式会社，DLB-50-200PM）
では，像の中央から端にかけた全範囲で⾼い性能を⽰している．この原因を⾒るため，
収差の種類ごとに分類した収差係数を図 4-3 に⽰す．図 4-3 に⽰した収差係数は，値
が⼤きいほどその種類の収差が⼤きく，MTF により影響を与えることを意味する．⾮
軸放物⾯鏡には，球⾯収差，⾊収差が⽣じていないが，その他の収差が⼤きく⽣じて
いる．それらの収差が端にいくほど MTF が悪くなる原因となっている．⼀⽅，コリ
メートレンズは，⾊収差を含め全ての種類の収差が⽣じているが，その値は⼩さい．
そのため，広い範囲にわたって⾼い性能を⽰すことができたと考えられる． 
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以上より，本装置では，分光計側部にコリメートレンズを⽤いることにした．もち
ろん，MTF は，コリメートレンズの仕様によっても変化する．光学設計では，利⽤で
きるレンズで，可能な限り MTF を⼤きくできるレンズを選定した．投影光学系に関
しても同様な検討を⾏い，利⽤部品（光学要素）を決定した．ここで，決定した装置
のスペックをまとめて表 4-1 に⽰す． 
  
 
図 4-2．コリメートレンズと非軸放物面鏡を使用して光学設計を行った場合の MTF
（皮膚の上に拡大投影された像の中心（y = 0 mm）と端（y = 8.5 mm）） 
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図 4-3．コリメートレンズと非軸放物面鏡を使用した場合のサイデル収差係数 
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表 4-1．スペック表 
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4-2-2 計測装置に生じうる誤差のシミュレーション 
光学性能の評価 4-2-1 節の光学設計に基づき，開発する計測装置に生じうる誤差を
収差が存在するときの光学系をシミュレーションにより求めた． 
光学系に収差が存在しないとき，拡大投影される縞状の照射光は理想的に鋭角な分
布となる．そして，皮膚から射出された反射光分布は，正確に計測される．したがっ
て，収差が存在しないときは，計測に誤差が生じることはなく，皮膚の持つ減衰係数
が正確に推定される．一方，光学系に収差が存在するとき，投影される縞状の光は波
形のような分布となる．そして，皮膚から射出された反射光分布は，収差がないとき
に比べて，偏差が減った分布となって計測される．この偏差の減り方は，4-2-1 節で説
明した光学系の性能を表す MTF の値に依存して決まる．第 3 章で述べたように，減
衰係数は，反射光分布の偏差から推定するため，ここで誤差が生じてしまう． 
この偏差の減少をシミュレーションするために，ここでは線広がり関数（LSF：line 
spread function）[66]を用いることとした．LSF は理想的な線光源が，光学系を通過し
た時にどの様に広がるかを表す関数である．また，LSF は MTF を逆フーリエ変換す
ることによって得られる関数であるため，拡大投影部および分光計測部の MTF から
それぞれの LSF を算出した．ここで，それぞれの LSF（拡大投影部 Lep(y)と分光計測
部 Lss(y)）を図 4-4 に示す．これらの LSF を用いて，開発する装置の光学系での収差
の影響をシミュレーションした．そのシミュレーションの概要を図 4-5 に示す． 
まず，拡大投影される縞状の光の分布を Uin(y)とすると，収差が光学系に存在した
時に投影される像は以下の式で表される． 
 
Uinpre(y) = Uin(y−τ )Lep(τ )dτ
−∞
∞
∫ .     
 
シミュレーションでは，この Uinpre(y)を皮膚への照射光の分布として与えた． 
この時の皮膚内部での光伝播は第 3 章のモンテカルロ法による解析と同様に行い，
皮膚から射出される反射光の分布を求める．モンテカルロ法により得られた反射光の
分布を Urefl(y)とすると，光学系の収差の影響を考慮した場合に計測される反射光の分
布 Ureflpre(y)は以下の式で表される． 
 
ò
¥
¥-
-= ttt dLyUyU ssrefl
pre
refl )()()( .     
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これらの過程に従い，収差が存在する時と存在しない時とで推定される減衰係数を比
較することにより，計測に生じうる誤差 Pe をシミュレーションした．その結果を図 
4-6 に示す． 
 
100´-=
a
ae
eP b
bb
,      
 
ここで，be は収差が存在する時に推定される減衰係数， ba は収差が存在しない時に
推定される数値解析モデルに与えた真の値である．この結果から，Pe は–0.4%と非常
に小さく，今回設計した光学性能が高く，計測精度が非常に高いことを示している． 
 
 
 
図 4-4．拡大投影部 Lep(y)と分光計測部 Lss(y)の LSF（皮膚の上に拡大投影された像
の中心（y = 0 mm）と端（y = 8.5 mm）） 
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図 4-5．シミュレーションの流れ 
 
 
 
図 4-6．光学系の収差により計測に生じうる誤差（皮膚の上に拡大投影された像の
中心（y = 0 mm）と端（y = 8.5 mm）） 
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第5章	計測装置および実機での計測過程 
5-1 計測装置 
開発した装置の組み立て時の写真を図 5-1 に示す．レンズなどのすべての光学部
品は，内部で固定し計測時に調整が必要ない構造とした．また，可搬性を考慮し，大
きく分けて三つのパーツに装置を分解できる構造にしており，図 5-2 に示すように，
一つのケースに収まるよう設計した．これにより，持ち運んだ際でも，計測までに 10
分とかからずに準備が可能になり，計測自体も約 1 秒程度で可能な計測装置を開発し
た． 
 
 
図 5-1．開発した計測装置 
 
 
図 5-2．収納⽤ケース  
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5-2 計測の過程 
ここでは，開発した計測装置を⽤いて実際に取得されるデータおよび逆解析を⾏う
までの過程を詳述する． 
 
5-2-1 反射率の校正 
CCD カメラでとれる輝度値は，ふく射強度に⽐例した数値である．露光時間によ
っても⼤きく変化する値であり，単体で明確な単位などが存在するものではない． 
 その数値から反射率を求めるには，何らかの基準が必要になる．本研究では，装置
に合わせて⼤きさや形状を設定できるように，⾃作の完全拡散反射板を使⽤した．そ
の性能を確認するために，反射光強さの指向分布について，⾃作のものと National 
Institute of Standards and Technology (NIST) トレーサビリティが付いた標準拡散反射板
（Spectralon Calibrated Diffuse reflectance standards，Labsphere 社）を⽐較した（図 5-3）．
両者がよく⼀致していることから，⾃作の反射板は，標準拡散反射板と同程度の性能
を有すると⾔える． 
  
 
 
図 5-3．白色塗料 6080 を吹き付けた完全拡散反射板の性能評価 
 
 また，カメラは⼀切光を受けていない時でも，熱等の影響で，常にノイズを出し続
けている．そこで，⼊射光を遮った状態で，計測時と同じ冷却温度，露光時間の撮影
を⾏う(このデータをダークフレームと呼ぶ)．このダークフレームを元のデータから
差し引くことで，ノイズに加え，光源以外からのふく射(周囲の影響)を同時に除去す
ることができる． 
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 このダークフレームの補正を⾏い，⽪膚の反射光のデータを分⼦に，⽩⾊拡散反射
板を⽤いることで，反射率 i*を， 
 
  
 
という形で定義し，意味を持たせることができる．これにより，第 3 章で⽰した反射
率と同じ定義が再現される． 
 
5-2-2 波長の校正 
図 5-4 に⽰す計測結果のイメージ図を⽰す．横軸⽅向に波⻑分布，縦軸⽅向に反射光
の空間分布の情報が得られる．前述したように，この結果から⽩⾊板を⽤いた校正を
⾏うことで反射率は得られるが，横軸⽅向のどこがどの波⻑のデータかを知る必要が
ある．そこで，本研究では，2 枚のシャープカットフィルタ（富⼠フィルム株式会社，
SC48, SC64）を⽤いては聴校正を⾏うこととした．ここで，このフィルタの透過率を
分光光度計（株式会社 ⽇⽴ハイテクサイエンス，レシオビーム分光光度計 U-5100）
で計測した結果を図 5-5 に⽰す．  
 
 
 
 
図 5-4．計測結果のイメージと撮影画像 
  
 
i* = iq /p
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図 5-5．富士フィルム製のシャープカットフィルタの透過率 
 
 
 
図 5-6．白色板に SC48 を使用したときの撮影画像 
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図 5-7．白色板に SC64 を使用したときの撮影画像  
 
5-2-3 計測データの例 
 まず，前腕内側部を計測している時の様⼦を図 5-8 に⽰す．次に，皮膚に縞状の光
を照射したときに撮影される画像の例を図 5-9 に示す． 
 
 
 
図 5-8．計測時の様子 
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図 5-9．皮膚の撮影画像 
 
この得られた画像から，反射率 を算出したグラフの例を図 5-10 に示す． 
 
 
図 5-10．算出された反射率 
 
この反射率から，反射光の平均強度，および，振幅の大きさ（平均強度からの偏差の
平均値）を算出した結果を図 5-11 に示す． 
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図 5-11．平均強度と振幅の大きさ  
 
ここで得られた実験結果と，第3章の解析結果を合わせて，逆解析を行うことにより，
光物性のアルベドと減衰係数の推定が行える． 
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第6章	水分量変化に伴う光物性の変化 
本装置の有用性を示すために，デモを行った．風呂上がりなど，水分を含み潤って
いる皮膚はキレイに見えると言われる．皮膚の光物性に与えるこの潤いの影響を評価
した．そのため，開発した装置を用いて，27 歳の日本人男性の前腕内側の肌および水
に 30 分間浸した後に計測した． 
水分量の計測には，表皮水分計（Skin Moisture Sensor MY-808S, Scalar Corporation）
（図 6-1）と真皮水分計（MoistureMeter D Compact, Delfin Technologies Ltd.）（図 6-2）
を用いた．皮膚の温度が変化すると，光物性が変化する[65]．そのため，体の表面温
度に近く，水に腕を浸けた時に，水温を感じない温度（34℃〜35℃）に温度を調整し，
実験を行った（図 6-3）．水分量の計測結果を表 6-1 に示す．次に，計測部分を図 6-4
に，皮膚の光物性を図 6-5 に示す．ここで，図 6-5 に示した誤差線は，前腕内側の中
で離れた 9 点を測定した際の標準偏差である． 
まず，本研究で計測した前腕内側の皮膚の光物性値を，同じ部位の計測かつ
Fitzpatrick skin phototype の同じ過去の文献と比較した[40][46]．これらの過去の文献の
波長 650nm において，減衰係数は 7.2–11.05 mm-1 であり，アルベドは 0.992–0.997 の
範囲にある．したがって，標準偏差と収差による誤差を考慮に入れても，筆者の減衰
係数およびアルベドはその範囲内にある．また，減衰係数の標準偏差の幅は約 2.2%と
なっており，第 4 章でシミュレーションした装置の光学性能が与える誤差（–0.4%）
は比較的小さく，装置の光学性能は十分に高かったと言える． 
次に水分量の変化に伴う光物性の変化を見る．前腕を水に浸けた後は，表皮と真皮
の水分量，アルベド，減衰係数のすべての値が増加することが示された．アルベドの
増加から，肌はより明るく，白く見え，減衰係数の増加から，光はより浸透しづらく
なり，透明度が低くなったと言える．このように，本計測装置を用いることで，皮膚
の水分量の違いで生じるわずかな見た目の違いを光物性の違いとして捉えられるが
示された． 
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図 6-1．表皮水分計（Skin Moisture Sensor MY-808S, Scalar Corporation） 
 
 
図 6-2．真皮水分計（MoistureMeter D Compact, Delfin Technologies Ltd.） 
皮膚の表面近くを計測 皮膚の深い部分を計測
少し押当て，１秒程度で計測終了 そっと乗せて，１秒程度で計測終了
Skin Moisture Sensor MY-808S
水分量計測機器について
MoistureMeter D Compact
どちらの機器も計測原理は同じで　皮膚の水分量を比誘電率で測定しています．
プローブ①から発せられた信号は，表皮②や真皮③で
一部吸収されます．このとき皮膚の水分量が多いほど
プローブに戻ってくる信号が減少します．
この際の減少量から組織の比誘電率を計算します．
（従って，非侵襲での計測が行えます．）
２つ用いているのは，それぞれ先端のプローブの形が異なり，表皮②を計測するものと真皮③を計測
するものと，計測深さが異なるためです．
皮膚の表面近くを計測 皮膚の深い部分を計測
少し押当て，１秒程度で計測終了 そっと乗せて，１秒程度で計測終了
Skin Moisture Sensor MY-808S
水分量計測機器について
MoistureMeter D Compact
どちらの機器も計測原理は同じで　皮膚の水分量を比誘電率で測定しています．
プローブ①から発せられた信号は，表皮②や真皮③で
一部吸収されます．このとき皮膚の水分量が多いほど
プローブに戻ってくる信号が減少します．
この際の減少量から組織の比誘電率を計算します．
（従って，非侵襲での計測が行えます．）
２つ用いているのは，それぞれ先端のプローブの形が異なり，表皮②を計測するものと真皮③を計測
するものと，計測深さが異なるためです．
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図 6-3．水分量変化させるために前腕内側部を水に浸している時の様子 
 
 
表 6-1. 水に前腕をつける前後の表皮および真皮の水分量 
 
 
 
 
 
 
 
 
図 6-4．計測部分（赤い四角の中の 9 点を計測） 
 
State 
Moisture (%) 
Epidermis Dermis 
Before soaking in water 28.6 ± 1.1 46 ± 3 
After soaking water 30.3 ± 0.1 51 ± 2 
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(a) 
 
(b) 
図 6-5．水に前腕をつける前後の皮膚の光物性：(a) アルベド，(b) 減衰係数 
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第7章	日本人の標準皮膚の計測 
第 6 章の実験を通して，開発した本光物性計測装置の妥当性および実用性が示され
た．そこで，今後の様々な応用に向けて，基準となる日本人の標準皮膚の光物性を計
測するために，開発した装置を用いて多人数の光物性計測を行った．本計測実験では，
芝浦工業大学の学生および職員を対象として，計 198 名の日本人の皮膚の光物性を計
測した．に，計測対象者の年齢および男女別の人数を示す．本実験では，体の部位に
よる光物性の違いも見るために，①手を軽く握った時の親指と人差し指の間，②手の
甲，③頬，④前腕内側，の 4 か所の異なる部位（図 7-1）で計測を行った． 
 
表 7-1.	計測人数 
Age Male Female 
20-29 21 23 
30-39 13 23 
40-49 19 26 
50-59 18 18 
60-69 14 5 
70-79 5 8 
80-89 2 3 
 
 
図 7-1．計測部位 
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 まず，各部位の計測データを図 7-2に示す．プロットが平均値，灰色の領域が標準
偏差の範囲である．一つの装置を用いた多人数での計測例はこれまでになく，今後の
応用へ向けた，重要なデータベースとなる．ここで，各部位のデータ比較のため，図 
7-2のデータの平均値をまとめて図 7-3に示す．吸収係数の結果から，太陽への露出が
高く，日焼けしやすい手が最も高く，日焼けのしにくい前腕内側部分が最も低くなっ
ている．また，散乱係数は前腕内側と頬が高い値にあり，手は低い値になっている．
皮膚の厚みのデータ[62]（表皮層[µm]，前腕内側；男67.8：女80.3，頬；男115.4女：85.0，
手の甲；男246.8：女132.2）から見ると，表皮層が薄いほど，散乱係数が高くなってい
る．しかしながら，特に，皮膚の散乱係数は，ミトコンドリア，細胞核など様々な要
素によって決められるため[13][25][37]，散乱係数の変化の要因を明確にするためには，
皮膚の厚みだけでなく，後述する深さ方向への計測（第8章）やこのデータを基にし
たさらなる分析が必要である． 
	 次に，男女および年齢での違いを見るために，頬のデータを例として図 7-4に示す．
男女では，吸収係数は男性の方が高く，散乱係数は女性の方が高い．一方，年齢では，
吸収係数は年齢が高いほど高く，散乱係数は年齢が高いほど低い．吸収係数の結果は，
一般的に女性の方が肌が白いこと，年齢を増すにつれてシミなどが増え肌がくすみこ
とを表していると考えられる．また，散乱係数の結果から，肌がきれいだと言われる
女性の方が散乱係数が低く，年齢が若いほど散乱係数が低くなっている．従って，吸
収係数がより低く，散乱係数がより高いほど，肌が美しく見えているということが考
えられる．ただし，これらの皮膚の見え方と関連付けて結果を見ることや化粧品開発
に生かしていくためには，視感評価などを入れたさらなる検討が必要である． 
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(a) 
 
(b) 
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(c) 
 
(d) 
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(e) 
 
(f) 
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(g) 
 
(h) 
 
図 7-2．各計測部位の光物性（吸収係数と散乱係数）の平均値および標準偏差： 
(a, b) 手を軽く握った時の親指と人差し指の間，(c, d) 手の甲，(e, f) 頬，(g, h) 前
腕内側 
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(a) 
 
(b) 
 
図 7-3．部位による(a) 吸収係数，(b) 散乱係数の比較 
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(a) 
 
(b) 
 
図 7-4．男女および年齢での(a) 吸収係数，(b) 散乱係数の比較 
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第8章	計測深さ 
ここまで，皮膚は１つの光物性を持つ物として，解析モデルの構築および計測を行
ってきた．しかし，図 8-1 に示すように，皮膚は多数の複雑な層構造[71]からなって
おり，切り取った皮膚を使った計測により，それぞれの光物性が異なることが報告さ
れている[23]．また，非侵襲での光物性の計測方法と計測深さの関係性を明らかにす
ること[62]–[63]は行われているが，実際に非侵襲で深さ方向への光物性の分布を計測
したものはない．そこで，本章では，本計測手法と計測深さとの関係を明らかにする
とともに，深さ方向への光物性の分布計測法の検討および計測を行った． 
 
 
 
図 8-1．皮膚の構造 
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8-1 二層構造での皮膚解析モデル 
 まず，層構造の光物性計測に与える影響を調べるために，二層構造の皮膚解析モデ
ルを考える（図 8-2）．この解析モデルを使用し，一層目と二層目に異なる減衰係数
（b1 = 10.0 mm-1, b2 = 10.0 mm-1 or 5.0 mm-1）を与え，一層目の光学厚さを変化（(a) t1 
= 1 and (b) t1 = 4）させた際の解析結果を図 8-3 に示す． 
 
 
 
図 8-2．二層構造での皮膚解析モデル 
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図 8-3．一層目の光学厚さを変化させた場合の解析結果（(a) t1 = 1 and (b) t1 = 4） 
 
	 (a) 一層目の光学厚さが薄い時，二層目の減衰係数を変えることにより，反射光強
度の分布が変化している．一方，(b) 一層目の光学厚さが厚い時，二層目の減衰係数
を変えても得られる反射光強度に変化はない．この現象の詳細を確認するために，図 
8-3(b)について一層目からの反射光と二層目まで達して反射した光を分けて抽出した
結果を図 8-4 に示す． 
 
 
図 8-4．一層目と二層目まで達した光を分けた場合の反射光分布（図 8-3 (b)につい
て） 
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	 図 8-4 より，二層目からの反射光は，反射光分布の振幅に与える影響が非常に小さ
いことが示された．これは，深い層に達した光が，縞状に与えた入射光からほぼ一様
な分布へ変わっていたことを意味する．従って，一層目の光学厚さが十分に厚い時，
それより下の層の減衰係数は計測に影響を与えず，一層目の減衰係数のみが計測され
ることになる． 
	 次に，図 8-3 (b)について，縞状の照射光のピッチを変化させた場合の解析結果を図 
8-5 (a)に示す．また，図 8-4 と同様に，一層目と二層目からの反射光を分けた場合を
(b)に示す． 
 
図 8-5．照射光のピッチを変化させた場合の反射光分布（(a) b1 = b 2 = 10.0 mm-1 (b) 
b1 = 10.0 mm-1, b 2 = 5.0 mm-1） 
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これらの結果より，一層目の光学厚さが図 8-3 (b)と同じであっても，ピッチを変える
ことにより，二層目の減衰係数が計測に影響を与えるように変化することが示された．
従って，照射光のピッチがより広がるほど，より深い層の減衰係数が計測に影響を与
えるようになる．また，これらの結果は，縞状の照射光のピッチを変えることで，計
測する深さを自在に変えられることを意味する． 
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8-2 層構造での逆解析 
	 ここでは，層構造の減衰係数の計測について具体的に考えていく．8-1 節の結果か
ら，狭いピッチ幅での測定を行えば，一層目のみの減衰係数が推定できることが示さ
れた．従って，一層目の減衰係数が分かっていれば，よりピッチ幅を大きくすること
で，その下の層の減衰係数が推定でき，繰り返し行うことで，順に下層まで計測が行
えると考えられる． 
	 まず，一層目のみの減衰係数を計測できる十分に狭いピッチ幅 P0 を考える．この
時，二層目以降からの反射光は空間分布の振幅に影響を与えないことが条件となる．
そこで，計測に与える一層目からの影響が 95%を占める光学厚さteff（有効光学厚さ）
を解析によってピッチ幅ごとに定義した．図 8-6に解析によって得られたteffを示す．
この条件を満たす時，二層目以降の計測に与える影響は非常に小さく，一層目のteff，
幾何学厚さd1 (d1 = teff / b1)の減衰係数b1 のみが計測される． 
	 次に，よりピッチ幅を大きくし，teff が増加した場合を考える．この時の有効光学厚
さの増加分をDtとすると，b1 がすでに得られているため，その増加分の領域d2 (d2 = d1 
+ Dt b2)の減衰係数b2 が計測可能になる． 
	 それ以降の層については，ピッチ幅を繰り返し増加させた際の有効光学厚さteff + Dt,
を考えることで順に下層までの減衰係数が計測可能になる．この時のピッチ幅の増加
分を小さくすることで，深さ方向への減衰係数の分布が計測される． 
 
 
図 8-6．有効光学厚さteff 
 
	 また，第 6 章–第 7 章での計測結果がどの程度の深さまでを対象とした結果か，同
様の解析によって計算可能である．図 8-6 から考えると，計測のピッチ幅 2.0 mm で
あったため，光学厚さteff = 5.7 （幾何学厚さはd1 = teff / b1）の深さまでが計測対象と
 69 
なっていたと言える．図 8-7 に前腕内側部の計測深さteff = 5.7 から幾何学厚さδ算出
したものを示す．この結果から，計測深さは波長によって異なるが約 0.3 mm から 0.6 
mm までの深さが関与していたこと分かる．ただし，厳密な計測深さを知るためには，
各波長での減衰係数の違いなどを考慮した有効光学厚さteff の解析を行う必要がある． 
 
 
図 8-7．計測に関与した幾何学深さd 
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8-3 二層構造を仮定した場合の皮膚の光物性計測 
	 実際に，8-2 節の検証のため，二種類のピッチ幅での計測を行い，皮膚が二層構造
を持つと仮定して，それぞれの減衰係数を計測した（25 歳男性の前腕内側部）．その
結果を図 8-8 に示す．ここでは，一層目の幾何学厚さを 0.3 mm（表皮層の厚みに相
当する）と仮定し，ピッチ幅は 1.0 mm で第一層が，ピッチ幅が 4.0 mm で第二層の光
物性が計測できると考えた．実際の装置でのピッチ幅の変更は，装置の multi-slit mask
のピッチ幅が異なるものを用意し，入れ替えて計測を行った．  
 
 
 
 
図 8-8．二層構造での皮膚の光物性：(a) アルベド，(b) 減衰係数 
 
	 この方法により減衰係数を二層に分けて計測することに成功した．これまでに
Salomatine ら[23]によって切り取った皮膚で計測された結果（l = 600 nm）は，表皮層
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での減衰係数は 24.6 mm-1 で，真皮層は 15.6 mm-1 であった．私たちの計測結果と比較
すると数値は若干異なるが，表皮層の減衰係数は真皮層の約 2 倍大きいという傾向は
一致している．数値の違いは，侵襲と非侵襲という違いと，複雑な構造を持つ表皮を
単純に 300 µm と仮定したことが原因であると考えられる．より実践的な深さ方向へ
の分布計測のためには，細かくピッチ幅を変化させ，減衰係数を計測することが必要
とされる．ただし，この計測においても，光物性の一つであるアルベドについては，
層構造ではなく，一つの物性値を持つとして仮定している．より正確に皮膚の層構造
の光物性を知るためには，アルベドについての計測方法を考えることが今後の課題の
一つである． 
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第9章	結言 
人の皮膚において，光伝播に関する研究は化粧，映像，医療など様々な分野におい
て重要な役割を持っており，化粧分野では皮膚の外見評価やより美しく見せる化粧品
開発，映像分野では再現性の高い CG 制作，医療分野では様々な皮膚疾患の診断や光
線治療など，今後の発展へ向けて必要不可欠である．この光伝播を特徴づけるのが光
物性であるが，生きた人の皮膚で，この光物性を計測することは医療分野においては，
研究が進められているものの，様々な分野で広く応用できていない．これは，容易に
使用でき計測精度が明確化された，標準化された光物性の計測装置がないことが一つ
の原因として挙げられる．本研究では，このような観点から，標準化へ向けた人の皮
膚の光物性計測装置の開発として，計測装置の精度を明確化した上での装置開発およ
び実用性の確認や実際の応用へ向けたデータ計測を目的に進められてきた．各章で得
られた結論を以下にまとめる． 
 
第 2 章では， 
人の皮膚は散乱・吸収性媒体として考えられ，⽪膚内部での光伝播は，エネルギー
保存則を表す光輸送⽅程式によって扱うことができることを述べた．そして，この光
輸送⽅程式を特徴づけるのが，光物性である．従って，⽪膚内部での光伝播をより詳
細に知るためには，この光物性を知る必要がある．本章では，この光物性の定義につ
いて詳細を述べた． 
 
第 3 章では， 
人の皮膚の光物性を計測する方法として，空間分解計測による皮膚の光物性推定法
について，その原理及び推定法の詳細を示した．本手法は，縞状に明暗が繰り返され
る光を皮膚に照射し，反射光の空間分布を計測することで，逆解析によって光物性を
推定する方法である．この反射光の空間分布と皮膚の光物性との関係性や，逆解析の
方法を示すため，変数を光物性であるアルベドと減衰係数として，モンテカルロ法を
用いた皮膚内部での光伝播の数値解析を行った．その結果，反射光の空間分布におい
て，アルベドが反射光の平均強度に影響し，減衰係数が空間分布の偏差に影響を与え
ることが示された．このことは，縞状の光を皮膚に照射した際の反射光の空間分布を
計測することで，反射光の平均強度からアルベドが，偏差から減衰係数が逆解析によ
って推定可能であることを意味する．本研究で開発した装置及び計測は，この空間分
解計測を利用した光物性推定法を用いたものである． 
 
第 4 章では， 
第 3 章で示した，光物性推定法を実現するための計測装置について検討を行った． 
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4-1 節では，計測装置の概要図を示し，その詳細を述べた．この装置では，反射光
分布を回折格子を通した後に CCD カメラを用いて計測（撮影）する光学系とするこ
とで，一枚の画像から，空間分布と波長分布を同時に得られる構造である．この装置
が実現すれば，計測は一枚の画像を撮影するのみとなり，非常に短時間の計測が可能
な装置となる．また，複雑な光学系及び計測がないため，本研究の目的である，容易
な光物性計測を実現した標準化に向けた装置開発に適している．その一方で，本光学
系による計測では，光学系の性能が光物性の計測に誤差を生じさせる可能性があるこ
とが考えられた．そこで，4-2 節では，その影響がどの程度計測に現れるか光学設計
ソフトとモンテカルロ法を用いたシミュレーションを組み合わせることで確認し，装
置の計測精度の明確化及び向上を行った． 
4-2-1 項では，光学設計ソフト Zemax を用いて，光学系の評価を MTF によって示
した．本研究の計測手法では分光計測を行うが，その際には，非軸放物面鏡もしくは
コリメートレンズを用いる必要がある．本項では，これらのどちらを用いた場合に，
より光学系の性能がよくなるかの検討を，MTF の評価結果を用いて行った．その結
果，コリメートレンズを用いることで，計測画像の中心から端まで，良い光学性能を
保ち，装置開発に適していることが示された．そして，光学設計ソフトを用いて決定
した装置のスペック表を示した． 
4-2-2 項では，4-2-1 項で決定したスペック表の光学性能を持った装置を用いた場合
に，その光学性能が実際の計測にどの程度影響するか，モンテカルロ法を用いたシミ
ュレーションにより明らかにした．シミュレーションの結果，本光学系を用いた場合
に生じうる誤差は，最大でも約 – 0.4%と非常に小さく抑えることが可能になり，高精
度な装置開発が行えることが示された． 
 
第 5 章では， 
第 4 章で示された光学設計に基づき，開発した光物性計測装置を示した．また，計
測によって得られる画像から第 3 章で示した逆解析を行う方法の詳細（波長や反射光
強度の校正）について述べた． 
 
第 6 章では， 
開発した光物性計測装置を用いて，装置の実用性および妥当性を確認するために，
人の皮膚の光物性の計測を行った． 
まず，前腕内側部 9 点の人の皮膚を計測した．その結果，計測した際の減衰係数の
ばらつきが約 2.2%であったことから，第 4 章で示された装置の光学性能が与える誤
差（–0.4%）は，このばらつきの大きさと比較しても高い精度を持っていたことが示
された． 
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さらに，皮膚の見え方を評価可能か，その実用性の確認のため，皮膚の水分量を変
化させた際の光物性の変化を計測した．一般的に，風呂上がりなど，水分を含み潤っ
ている皮膚はキレイに見えると言われる．水分量の変化に伴うこの見た目の変化を，
皮膚の光物性の変化として計測可能かどうか，皮膚の水分量と光物性にどのような関
係があるかを確認した．計測結果から，水分量の上昇に伴い，アルベド及び減衰係数
共に値が上昇することが示された．また，この結果から，水分量の変化に伴うわずか
な皮膚の見た目の変化を光物性の変化として計測することに成功したことが示され
た．従って，本研究で開発した計測装置は，皮膚の見た目を評価する上でも，標準化
に向けた非侵襲での光物性計測装置として十分な性能を持っていることが示された．
この装置を用いることで，皮膚の見た目と光物性との関係性をより詳細に調査可能と
なった．今後，スキンケア商品の皮膚の見た目への効果を言葉だけでなく数値として
も評価することや，光物性の計測データに基づく新たな化粧品開発が期待される． 
 
第 7 章では， 
実際の応用の一つとして，開発した装置を用いて，多人数でのデータ計測を通して，
日本人の皮膚の光物性計測を行った．従来の光物性の計測に関する研究は，主に医療
分野を目的としており，腫瘍や皮膚病を持った皮膚などの計測が行われていたが，健
康な人の皮膚を多数計測した例が少なく，年齢や性別，体の部位で光物性がどのよう
に異なるかを明らかにしたものはなかった．そこで，本章で示す多人数でのデータ計
測により，年齢や性別，体の部位による光物性への影響を明らかにした．その結果，
吸収係数は，手，頬，前腕内側の順に高い値を持つこと，女性より男性の方が高い値
を持つこと，年齢が増すにつれて高い値となることが示された．また，散乱係数は，
前腕内側，頬，手の順に高い値を持つこと，男性より女性の方が高い値を持つこと，
年齢が増すにつれて低い値となることが示された．これらの結果から，一般的に，肌
が美しく見えると言われる女性・若い年齢に着目すると，吸収係数がより低く・散乱
係数がより高いほど，肌が美しく見えるということが示唆される結果が得られた．本
章で得られた結果は，今後の化粧品開発のデータベースとしてだけでなく，医療分野
における診断技術及び光線治療の光伝播解析などにおいても重要なデータベースで
ある． 
 
第 8 章では， 
空間分解計測を利用した際の深さ方向との関係性の検討及び深さ方向への光物性
の分布計測について検討を行った．人の皮膚は，複雑な多層構造を持ち，それぞれの
層ごとに光物性が異なる．そこで，本計測装置を用いた際の計測に関わった深さを二
層構造の皮膚解析モデルを用いたモンテカルロ法によるシミュレーションで明らか
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にした．その結果，皮膚に照射する縞状の光の周期長さが変化することで，計測に関
わる深さが変化することが明らかになった．また，有効光学厚さteff を定義することに
より，計測に関わった深さを算出することを可能にし，深さ方向への減衰係数の分布
計測の可能性を示した．これにより，計測深さは波長によっても異なるが，約 0.3 mm
から 0.6 mm までの深さが関与していたこと明らかになった．また，縞状の光の周期
長さを変化させた計測を行った結果，皮膚を二層構造（表皮層と真皮層）とした際の
光物性の計測を行うことに成功した．より正確に皮膚の光物性を理解し，応用してい
くためには，この深さ方向への光物性の分布を計測していくことが必要である． 
 
  
 76 
謝辞 
 
本研究を行うに当たり，山田純教授にはご多忙の中，ご指導頂きましたことを心よ
り御礼申し上げます．そして，山田先生と共に研究指導をしてくださった江目宏樹先
生，共に研究に励んだ研究室の皆様，研究を行う環境を整えてくださる大学関係各位
には，大変お世話になりました． 
	 本計測装置の開発に当たり，光学設計を指導してくださった株式会社資生堂の越
野様をはじめ，装置の加工をしてくださった高川工業株式会社の皆様に感謝致します． 
 
 
  
 77 
付録 
 
A-1 皮膚と空気の界面における反射特性の影響 
本研究では，表面構造は平滑なものとし，フレネルの法則に従い表面での反射率を
決定した．しかしながら，実際の人の皮膚には，図 A-1 に示すように，皮膚表面にキ
メ構造と細かい凹凸構造を持つ[72][73]．ここでは，この皮膚と空気の界面にある構造
が，本計測方法にどのような影響を与えるかを検討する． 
 
 
 
図 A-1．皮膚表面のキメ構造および細かい凹凸構造 
 
ここでは，Nakamura ら[73]の計測した皮膚界面の構造による二方向反射率(図 A-
2)と平滑面を仮定した（フレネルの法則に従い, 皮膚の屈折率 n = 1.5 として計算）
場合の反射率から，皮膚界面の構造の影響を計算する．ただし，本計測では，入射光
は入射角 30°かつ CCD カメラで計測される方向（受光角）を 0°であることを考慮す
る．まず，界面が平滑な場合は，計測に界面で反射した光が含まれる事はなく，反射
により皮膚内部に入らず計測されない光のエネルギー量は入射光に対して 4.15%であ
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る．一方，界面に構造を持つ場合，図 A-2 の実験結果[73]から，界面で反射した光で
計測に含まれる方向に反射する光のエネルギー量は入射光に対して約 0.004%であり，
反射により皮膚内部に入らず計測されない光のエネルギー量は 2.84%であると計算
できる．これらのことから，エネルギー量として見ると，皮膚表面を平滑にした場合
と表面構造が与えた場合の違いは小さく，本計測方法に与える影響は極めて低いと考
えられる．そのため，本研究での解析モデルは平滑なものとした． 
 
 
 
図 A-2．入射角 30°の時の皮膚界面での二方向反射率[73] 
 
A-2 散乱位相関数が異なる場合の光物性の推定に与える影響 
本研究では，3-3-2 で示した Naito らの散乱位相関数（l = 633 nm）の結果を用いて
光物性の推定を行った．しかしながら，3-3-1 で述べたように，散乱位相関数には波長
依存性があり，部位の違いや個人差などによっても異なることが考えられる．そのた
め，ここでは，散乱位相関数（異方性パラメーターg）が異なる時に，光物性の推定に
どのような影響を与えるかを明らかにする．その方法として，3-3-1 で示した Naito ら
が計測した二つの散乱位相関数の結果（l = 633, 515 nm）を用いて逆解析（3-4 節）用
のデータを用意し，前腕内側部（男性 28 歳）を計測した結果から光物性を推定した
（図 A-3）．ただし，散乱位相関数以外のパラメータ（周期 2 mm，光学厚さ t = 20）
は同一のものとした．この結果より，散乱位相関数が異なる場合，推定されるアルベ
ド・減衰係数ともに，大きく影響を受けることが示された． 
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(a) 
 
(b) 
 
図 A-3．異なる散乱位相関数を用いた際に推定される光物性：(a) アルベド，(b)減
衰係数 
 
従って，絶対値としてより正確な光物性を推定するためには，散乱位相関数の波長
依存性を考慮して，推定する光物性の波長に合わせた散乱位相関数を用いることが必
要である．本研究では，l = 633 nm のみの散乱位相関数を基に，全ての光物性の推定
を行ったが，Naito らの計測した 4 つの波長における散乱位相関数を利用することで
より正確な光物性の推定が可能になる．これは本研究の今後の課題の一つである． 
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ただし，本研究のように，使用した散乱位相関数や数値解析モデルが明確に示しさ
れていれば，その時に推定された光物性から皮膚内部での光伝播を再現（シミュレー
ション）することに影響はない．また，第 6 章と第 7 章のように様々な要素による変
化を調べる事に対しても影響はない． 
 
A-3 計測装置図面 
本研究では，第 4 章の光学設計に基づき，可搬性や操作性を考慮して計測装置を開
発した．以下に装置の図面を示す． 
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構成表
× MEASUREMENT INSTRUMENT for RADIATIVE PROPERTIES 0 (1) 装置完成図
× CCD BLOCK UNIT 1 (1) 組立図1
× CCC HOLDER 1-1 1
× CCD HOLDER COVER 1-2 1
× CCD CONNECT BLOCK 1-3 1
× GRATING HOLDER 1-4 1
× LENS BLOCK UNIT 2 (1) 組立図2
× LENS APERTURE HOLDER 2-1 1
× LENS APERTURE SPACER 2-2 1
× LENS CONNECT BLOCK 2-3 1
× TARGET BLOCK UNIT 3 (1) 組立図3
× WAVELENGTH APERTURE HOLDER 3-1 1
× WAVELENGTH APERTURE COVER 3-2 1
× CONNECT BLOCK 3-3 1
× TARGET CONNECT 3-4 1
× TARGET POLE 3-5 4
× TARGET SURFACE 3-6 1
× TARGET FILTER SPACER 3-7 2
× PROJECTION UNIT 4 (1) 組立図4
× PROJECTION CONNECT 4-1 1
× MASK PROJECTION CONNECT 4-2 1
× MASK HOLDER 4-3 1
× PIN 4-4 3
× LAMP BOX UNIT 5 (1) 組立図5
× LAMP BOX FRONT 5-1 1
× LAMP BOX BACK 5-2 1
× LAMP BOX TOP 5-3 1
× SOURCE BOX UNIT 6 (1) 組立図6
× LAMP FOUNDATION 6-1 1
× SOURCE BOX TOP 6-2 1
× SOURCE BOX FRONT 6-3 1
× SOURCE BOX BACK 6-4 1
× SOURCE BOX RIGHT 6-5 1
× SOURCE BOX LEFT 6-6 1
× POLE UNIT 7 (2) 組立図7
× POLE 7-1 2
× POLE BASE 7-2 2
作成者
連絡先
河　野　（こうの）
03-5859-8023
構成 名称 図番 数量 備考
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